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Simulation des Blutflusses in der abdominellen Aorta
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Abstract: Das Ziel der numerischen Simulation des Blutflusses in der Aorta ist, die Mechanik der Entste-
hung von Aortenaneurysmen im Hinblick auf das Rupturrisiko zu untersuchen und die Wirkungen in-
terventioneller Maßnahmen zu beschreiben. Die Grundlage der numerischen Simulation sind virtuelle
Modelle von Gefäßen und die physikalischen Eigenschaften der Gefäßbestandteile, des Blutes und der Strö-
mung. Basierend auf diesen Angaben werden mit Hilfe numerischer Methoden die strömungsmechanischen
Probleme des Blutflusses näherungsweise gelöst. Die Ergebnisse können dann quantitativ und qualitativ
dargestellt werden. Die Ergebnisse der numerischen Flusssimulation zeigen, dass in abdominellen Aorte-
naneurysmen die Höhe des Wanddrucks, der von entscheidender Bedeutung für das Rupturrisiko ist, von
verschiedenen Faktoren, wie z.B. der Lage des Wandthrombus, abhängt. In Modellen mit Stentgrafts
wurden mit Hilfe der numerischen Simulation Faktoren, welche die Stentgraftmigration beeinflussen, un-
tersucht. Obwohl die numerische Simulation des Blutflusses noch einige Limitationen aufweist, zeigen
aktuelle Studien, dass die Methode das Potenzial hat, um in Zukunft eine dedizierte Beurteilung des
Rupturrisikos von Aortenaneurysmen vorzunehmen
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Kenntnisse über die Entstehung von 
Aortenaneurysmen sind von ent-
scheidender Bedeutung für die Ein-
schätzung des Rupturrisikos. Diverse 
Studien auf molekularer Basis haben 
gezeigt, dass die Strömungseigen-
schaften des Blutes und die daraus 
resultierenden, auf die Gefäßwand 
wirkenden Kräfte, einen entschei-
denden Einfluss auf die Entstehung 
der Arteriosklerose und die Aneurys-
mabildung haben. Die numerische Si-
mulation, basierend auf In-vivo-Da-
ten, bietet die Möglichkeit, den Blut-
fluss und seine Auswirkungen auf die 
Gefäßwände in anatomisch korrekten 
Gefäßmodellen darzustellen.
Die numerische Simulation des Blut-
flusses in der Aorta wurde v. a. von For-
schern der Biomechanik vorangetrieben. 
Sie hatte zum Ziel, die Mechanik der Aor-
tenaneurysmaentstehung im Hinblick auf 
das Rupturrisiko zu untersuchen und die 
Wirkungen interventioneller Maßnahmen 
zu beschreiben. Das abdominelle Aorten-
aneurysma ist eine degenerative Erkran-
kung der Aorta, die zu einer Erweiterung 
des Lumens und zur Schwächung der Ar-
terienwand führt, die bei fehlender The-
rapie reißen kann. Gestützt auf die Defi-
nition, dass eine Erweiterung der infrare-
nalen Aorta auf mehr als 29 mm ein An-
eurysma ist, haben ,% der Bevölkerung 
über 65 Jahre ein abdominales Aortena-
neurysma [1, 2].
Die Entscheidung für eine elektive 
chirurgische bzw. interventionelle Thera-
pie oder ein Abwarten mit periodischen 
Kontrollen ist schwierig, da sichere An-
haltspunkte zur Bestimmung des Ruptur-
risikos fehlen []. Die im klinischen Alltag 
verwendeten Indikationen zur Interventi-
on (Erreichen eines maximalen transver-
salen Durchmessers von mehr als 5 bzw. 
6 cm) basiert auf einzelnen Verlaufsstudi-
en [4]. Es bestehen aber klinische Hinwei-
se, dass auch kleine Aneurysmen plötz-
lich mit einer perioperativen Mortalität 
von über 50% rupturieren können [5, 6]. 
Dementsprechend sollte möglichst die in-
terventionelle Korrektur des Aortenaneu-
rysmas nicht allein in Abhängigkeit des 
Maximaldurchmessers erfolgen, sondern 
auch anhand zuverlässigerer Parameter 
zur Abschätzung des Rupturrisikos.
Aus der Sicht der Mechanik rupturiert 
das Aneurysma, wenn die Kraft, die auf 
die Wand wirkt, größer ist als die Festig-
keit des Wandgewebes. Diese Kräfte las-
sen sich aber in vivo nicht messen. Die 
Wandbelastung wird von einer Vielzahl 
von Faktoren, wie zum Beispiel Durch-
messer und Form des Aneurysmas, Cha-
rakteristiken der Wand, Form und Lage 
eines etwaigen intraluminalen Thrombus, 
und deren Interaktionen beeinflusst [].
Zur Darstellung des Zusammenspiels 
dieser verschiedenen Komponenten wur-
de in den letzten Jahrzehnten vermehrt 
die numerische Flusssimulation benutzt. 
Ziel ist es einerseits, Vorgänge, die zur 
Schwächung der Gefäßwand führen, zu 
erforschen, um in Zukunft das Ruptur-
risiko besser abschätzen zu können, und 
anderseits die Wirkung therapeutischer 
Maßnahmen darzustellen.
Verschiedene experimentelle und nu-
merische Studien haben den Blutfluss 
und dessen Auswirkungen auf die aortale 
Gefäßwand vor und nach Einlage eines 
Stentgrafts erforscht und die Verteilung 
der Kräfte interpretiert. Fillinger et al. [] 
berechneten die maximalen Wandbelas-
tungen in anatomisch korrekten Model-
len von Aneurysmen. Di Martino et al. 
[] und Finol et al. [] analysierten, wel-
che systemischen Parameter für die Beur-
teilung des Rupturrisikos von Bedeutung 
sind. Andere Gruppen untersuchten die 
Verteilung der Wandscherkräfte von D-
rekonstruierten Modellen [9]. 
Eine große Zahl an Studien simulierte 
den Blutfluss in Stentgrafts und stellte die 
hämodynamischen Auswirkung der In-
tervention dar [10, 11, 12, 1, 14]. 
Was ist numerische 
Flusssimulation?
Die numerische Flusssimulation (engl. 
„computational fluid dynamics“, CFD) ist 
eine etablierte Methode der Strömungs-







mechanische Probleme näherungsweise 
mit numerischen Methoden zu lösen. Die 
Grundgleichungen der Strömungsmecha-
nik sind die Navier-Stokes-Gleichungen, 
welche die Strömungsgeschwindigkeit 
und Druckverteilung in Newton-Flüssig-
keiten und Gasen beschreiben [15]. 
Die Navier-Stokes-Gleichungen stellen 
ein System nichtlinearer partieller Diffe-
renzialgleichungen 2. Ordnung dar. Der 
Kern dieser Gleichungen ist der Impuls-
satz. Je nach Art des betrachteten Flui-
dums müssen zusätzlich der Massen- und 
der Energieerhaltungssatz zur Vervoll-
ständigung der Gleichungen angewendet 
werden.
Unter Newton-Fluiden versteht man 
Flüssigkeiten oder Gase, deren Scher-
spannung proportional zur Scherge-
schwindigkeit ist. Dies trifft für Wasser, 
Luft und verschiedene Öle zu, jedoch 
nicht für Blut. Die komplexe Zusammen-
setzung des Blutes aus Plasma und defor-
mierbaren und adhäsiven Blutzellen be-
einflusst entscheidend die Viskosität. So-
mit müsste Blut streng genommen als eine 
Nicht-Newton-Flüssigkeit betrachtet wer-
den, was jedoch aufgrund des geringen 
Einflusses der Zellen in großen Gefäßen 
oft bewusst vernachlässigt wird, da die Er-
gebnisse nicht signifikant abweichen.
Zu den meist genutzten Lösungsme-
thoden der numerischen Strömungsglei-
chungen zählt die Finite-Elemente-Me-
thode, die sich für viele Problemstellun-
gen mit nicht komprimierbaren Fluiden 
eignet. Hierbei wird das Modell, das für 
die Simulation bzw. Strömungsberech-
nung gewählt wurde, in eine große Zahl 
kleiner, aber endlich vieler Elemente un-
terteilt. In anatomisch korrekten D-Mo-
dellen sind diese Elemente meistens Te-
traeder. Für diese Elemente werden Initi-
alwerte definiert, d. h. Werte an den Ein- 
und Ausflüssen, mit denen die Simulati-
on durchgeführt werden soll. Diese Initi-
alwerte können Flussgeschwindigkeiten 
(m/s), Druckveränderungen (Pa/s) oder 
Massenflüsse (ml/s) sein. Das daraus re-
sultierende Gleichungssystem setzt sich 
aus den Differenzialgleichungen und den 
vom Anwender gewählten Materialeigen-
schaften und Flussbedingungen zusam-
men. Zudem werden die Beziehungen 
zwischen Wand und Fluidum definiert.
Die Strömung der Flüssigkeit kann als 
laminar oder turbulent klassifiziert wer-
den. Laminar bedeutet, dass sie in Schich-
ten strömt, die sich nicht vermischen. Im 
Gegensatz dazu ist die turbulente Strö-
mung die Bewegung von Flüssigkeiten 
und Gasen, bei der Verwirbelungen auf-
treten. Der Übertritt von der laminaren 
zur turbulenten Strömung erfolgt ab ei-
ner bestimmten Strömungsgeschwindig-
keit. Als Kriterium wird hierzu die Rey-
nolds-Zahl (Re) verwendet [15]. Dieser 
Wert liegt zum Beispiel für die Röhren-
strömung bei etwa 200 Re.
Praktisches Vorgehen
Die praktische Vorgehensweise zur 
Durchführung der numerischen Flusssi-
mulation in der Aorta, basierend auf der 
Finite-Elemente-Methode, gliedert sich in 
mehrere Abschnitte, die
F  Modellerstellung,
F  Einstellung und Definition der Ma-
terialgrenzen und der Anfangsbedin-
gungen („preprocessing“),





Parallel zur raschen Entwicklung der In-
formatiktechnologie mit immer leis-
tungsfähigeren Prozessoren nahm auch 
die Komplexität der Modelle zu, da es 
nun möglich war, komplexe Modelle in 
gleicher oder kürzerer Zeit zu simulie-
ren. Erste Simulationen wurden an stark 
vereinfachten 2D-Abbildungen von Röh-
ren mit Ausbuchtungen vorgenommen. 
Im weiteren Verlauf ging man dazu über, 
Strömungen in D-Röhren mit Aufzwei-
gungen zu simulieren [12]. Diese Modelle 
stellen stark vereinfachte Geometrien der 
Gefäße dar. 
Erst in den letzten Jahren ist man da-
zu übergegangen, D-Modelle gestützt 
auf Magnetresonanz- bzw. Computerto-
mographiedaten von Patienten zu erstel-
len und damit reale Verhältnisse zu simu-
lieren [, 14, 16]. 
Die Erstellung des Modells beginnt 
mit der semiautomatischen Segmentie-
rung der gewünschten Gefäßanteile wie 
der Wand, des Wandthrombus und grö-
ßerer Verkalkungen sowie – in interven-
tionellen Fällen – des Stentgrafts. Aus den 
segmentierten Daten wird mit Hilfe des 
sog. General-marching-cube-Algorith-
mus ein D-Volumendatensatz erstellt 
[1]. Das sichtbare patientenspezifische 
Modell, bestehend aus einem Oberflä-
chennetz unterschiedlich großer und un-
terschiedlich geformter Dreiecke, bildet 
die Grundlage der numerischen Simula-
tion (. Abb. 1a). Dieses Oberflächen-
netz wird mittels spezieller Programme 
(Gitternetzgeneratoren, z. B. Gambit, Flu-





möglichst gleichförmig strukturiertes Vo-
lumengitternetz aus in etwa gleich großen 
und gleich geformten Tetraedern transfor-
miert, wobei zusätzlich die verschiedenen 
Grenzflächen zwischen den Materialien 
und die Ein- und Ausflüsse definiert wer-
den (. Abb. 1b). Ein solches Volumen-




Die Simulationsvorbereitung dient der 
Definition der verschiedenen Parameter 
für die Eigenschaften der Grenzflächen 
und Materialien sowie der Festlegung 
der Initialwerte. Die Definition der Ma-
terialeigenschaften erfolgt durch Festle-
gung von Viskosität, Dichte, spezifischem 
Gewicht, Young-Modulus und Poisson-
Koeffizient für die verschiedenen Ma-
terialien wie Blut, Thrombus, Stent und 
Wand. Der Young-Modulus oder Elasti-
zitätsmodul ist ein Maß für die Elastizi-
tät des Modells. Der Wert des Elastizitäts-
moduls ist umso größer, je mehr Wider-
stand ein Material seiner Verformung ent-
gegensetzt, d. h. je höher der Wert desto 
steifer das Material. Der Poisson-Koeffi-
zient ist das Verhältnis aus relativer Än-
derung der Dicke zu relativer Änderung 
der Länge bei Einwirkung einer äußeren 
Kraft oder Spannung. Der Koeffizient be-
ruht auf dem Phänomen, dass elastische 
Materialien, die in einer Richtung verlän-
gert werden, gleichzeitig senkrecht dazu 
verkürzt werden. 
Die Grenzflächen an den Gefäßwän-
den werden meistens als rutschfest defi-
niert, d. h. die Flussgeschwindigkeit ent-
lang der Wand ist null.
An den Ein- oder Ausflüssen werden 
die Initialwerte (z. B. Flussgeschwindig-
keit) definiert. Die Werte können konstant 
(gleiche Werte über eine gewisse Zeit), li-
near (gleiche Veränderung der Werte über 
die Zeit), sinusoidal oder pulsatil (ständi-
ge Veränderung der Werte über die Zeit) 
sein. Die Materialeigenschaften des Flu-
idums, der Materialien und die Initial-
werte definieren die Strömungseigen-
schaften. Für Flusssimulationen in der 
Aorta wird zumeist eine laminare Strö-






Simulation des Blutflusses in der abdominellen Aorta.  
Die numerische Simulation des Blutflusses in abdominellen 





































Simulation of blood flow within the abdominal aorta. 
Computational fluid dynamics in abdominal aortic 

































Zur Lösung der Navier-Stokes-Glei-
chungen mit den vorher festgelegten Pa-
rametern wird ein spezifischer Lösungs-
code verwendet. Dieser Code basiert z. B. 
auf der Finite-Elemente-Methode. Durch 
die zusätzliche Wahl eines sog. Fluid-
Struktur-Interaktion-Ansatzes ist es mög-
lich, simultan die mechanischen Vorgän-
ge in der Flüssigkeit und Struktur (Wand, 
Stent) zu simulieren. Das Programm löst 
hierzu die Gleichungen für Flüssigkeits- 
und Strukturveränderungen und berech-
net zusätzlich die Veränderungen im Git-
ternetz. Dadurch kann z. B. die Wandbe-
wegung simuliert werden [14]. Bei nicht 
konstanten Eingabewerten werden die-
se Gleichungen für jeden Zeitabschnitt in 
Abhängigkeit vom vorangegangenen Zeit-
abschnitt berechnet. 
Die Dauer zur Lösung der Gleichungen 
ist von der Komplexität des Modells sowie 
der Anzahl der Elemente abhängig. Die 
Zahl der Elemente muss genügend hoch 
gewählt werden, sodass die erhaltene Lö-
sung unabhängig von der Gitternetzstruk-
tur ist. 
Nachverarbeitung (Postprocessing)
Zur Nachverarbeitung der Ergebnisse ste-
hen verschiedene Visualisierungs- und 
Quantifizierungsprogramme zur Verfü-
gung. Diese ermöglichen eine detaillierte 
qualitative und quantitative Auswertung 
der Simulationsergebnisse. 
Flusssimulation in abdominellen 
Aortenaneurysmen 
vor Intervention
Das Hauptziel der numerischen Simulati-
on des Blutflusses in Aortenaneursymen 
ist es, die hämodynamischen Verände-
rungen zu beschreiben und Faktoren zu 
erforschen, die eine bessere Abschätzung 
des Rupturrisikos ermöglichen (. Abb. 2, 
3). Der erste Faktor, der mit dem Ruptur-
risiko in Verbindung gebracht wurde, ist 
der intraluminale Druck gegen die Wand. 
Vor allem der senkrecht auf die Wand ein-














tigsten Faktoren angesehen und in ver-
schiedenen Studien untersucht [, 9, 1]. 
Um ein möglichst genaues Resultat zu er-
halten, wurden große Anstrengungen bei 
der Modellierung physikalischer Eigen-
schaften der virtuellen abdominellen Aor-
tenaneurysmen unternommen. Während 
früher vereinfachte Modelle von Aneurys-
men zur Berechnung der Wandbelastun-
gen verwendet wurden [], werden heu-
te vermehrt anatomisch korrekte Model-
le, basierend auf CT- oder MR-Datensät-
zen, eingesetzt [, 14, 16, 19].
Vom biomechanischen Standpunkt aus 
rupturiert die Aorta, wenn der intralumi-
nale Druck die Festigkeit der erkrank-
ten Aortenwand übersteigt. In 2 Arbei-
ten wurde diese Kraft an resezierten Ge-
fäßen gemessen und betrug ca. 65 N/cm2 
für Aortenaneurysmen [, 9]. Dieser Wert 
liegt höher als der von Fillinger et al. [] 
gemessene Wert von 4,±6 N/cm2 für si-
mulierte Modelle von Patienten mit einer 
Aortenruptur, wobei diese Werte nur für 
die in dieser Studie verwendeten Simulati-
onsbedingungen galten. Aktuelle Studien 
zeigen, dass das biomechanische Umfeld, 
in dem der Wanddruck erzeugt wird, von 
diversen anderen Faktoren wie der Form 
des Aneurysmas, dem Vorhandensein 
eines Wandthrombus oder der Wanddi-
cke abhängt [, , 1, 19].
Doch auch biologische Veränderungen 
korrelieren mit der Strömung. So konn-
te gezeigt werden, dass die Scherkraft eng 
mit der intimalen Hyperplasie in der Aor-
ta korreliert [20]. Für das Rupturrisiko 
spielte die Scherkraft bisher eine unterge-
ordnete Rolle, da sie ca. 4 Potenzen kleiner 
ist als der senkrecht auf die Wand wirken-
de Druck. Eine neue Arbeit zeigte jedoch, 
dass hohe Scherkraft- und Druckgradien-
ten an derselben Stelle wie die Druckma-
xima auftreten (. Abb. 2). Somit muss 
ein Einfluss dieser Parameter als wahr-
scheinlich angesehen werden. In der glei-
chen Arbeit wurde auch gezeigt, dass die 
Lokalisation des maximalen Wanddrucks 
nicht mit dem maximalen Durchmesser 
korreliert, und dass der Wanddruck nicht 
unbedingt während der Systole am höchs-
ten ist [19]. 
Zusätzlich zur Hämodynamik wird 
dem intraluminalen Thrombus eine wich-
tige Bedeutung zugemessen. Einerseits 
beeinflusst die Strömung die Bildung und 
Stabilisierung des intraluminalen Throm-
bus, andererseits verändert sich die Strö-
mung durch die Thrombenbildung. In 
Autopsien rupturierter Aorten wurde der 
Thrombus an der Stelle der Ruptur oder 
in unmittelbarer Nachbarschaft gefunden 
[21]. Neue Studien zeigen, dass der intra-
luminale Thrombus die Wand vor dem 
Einfluss der Druckgradienten schützt [22]. 
So liegen die maximalen Druckgradienten 
an Lokalisationen ohne oder mit nur sehr 
dünnem Thrombusmaterial [19]. 
Flusssimulation in abdominellen 
Aortenaneurysmen 
nach Intervention
Die numerische Flusssimulation bei Pati-
enten nach Stentgraftimplantation befasst 
sich v. a. mit der Problematik der Stent-
migration und den Auswirkungen von 
Endoleaks auf den Stent (. Abb. 4, 5). Es 
wird angenommen, dass die Ursache eine 
ungenügende Fixation oder eine Zunah-
me des Durchmessers der Aorta am Stent-
hals ist. Zarins et al. [2] berichteten über 
eine Stentgraftmigrationsrate von 1,% in 
einer Population von 1119 Patienten nach 
der . Jahreskontrolle.
Migration entsteht, wenn die Zug-
kraft am Stent die proximale Fixations-
kraft übersteigt. Wichtige Faktoren, die 
den Stentgraft fixieren, sind die Reibung, 
die angebrachten Haken, ein langer Aneu-
rysmahals, die suprarenale Fixation und 
das Einwachsen in die Wand. Resch et al. 
[24] untersuchten die proximalen Stentfi-
xationskräfte und maßen Werte zwischen 
4,5 N für einen Talent- und 24 N für einen 
Zenith-Stent. Die Zugkraft am Stent ent-
steht v. a. durch den Druck, der auf den 
Stent im Bereich der Bifuraktion wirkt. 
Faktoren, welche die Zugkraft am Stent-
graft beeinflussen, sind der systemische 
Blutdruck, der proximale Stentdurchmes-
ser, die Angulation des Halses sowie der 
Winkel zwischen den Schenkeln.
Eine aktuelle Studie deutet darauf hin, 
dass eine Überdimensionierung des Stents 
im proximalen Fixationspunkt das Migra-
tionsrisiko erhöht [25]. Diese Arbeit wird 
durch eine klinische Arbeit über Zenith-
Stents unterstützt [26]. Allgemein wird 
der Körper des Stents größer gewählt, um 
eine gute Fixation zu erreichen. Durch 
den Wegfall des Drucks im Aneursyma-
sack kommt es zumeist zu einer Erweite-
rung des Gefässhalses bis zum maximal 
möglichen Durchmesser des Stents. Da 
nun der Einflussdurchmesser einen ent-
scheidenden Einfluss auf die Zugkraft hat, 
führt ein zu groß gewählter Stent eher zu 
einer Migration [25]. Diese Zugkraft ist 





Neben dem maximalen Durchmesser 
des Stentkörpers haben auch die Länge des 
Stentkörpers und der Stentschenkel einen 
entscheidenden Einfluss auf die Zugkraft 
(. Abb. 6) So sind kurze Schenkel in der 
Lage, den Druck direkt an die Beckenge-
fäße weiterzuleiten, während es in langen 
Schenkeln zu einem starken Druckabfall 
im proximalen Anteil mit stark erhöh-
ten Druckwerten im angedockten Stent-
schenkel kommt [14, 2]. Nicht ohne 
Grund wird diese Stelle oft auch als vul-
nerable Stelle oder „weak spot“ bezeich-
net [2]. Die Flusssimulation mit Einbe-
zug der Flüssigkeits-Struktur-Interaktion 
konnte zeigen, dass die Einlage des Stent-
grafts zu einer Abnahme des Drucks im 
Aneurysmasack im Mittel um das 10- bis 
maximal 20-fache während der Systole 
führt [10].
Innerhalb des Aneurysmasacks weist 
der Druck eine pulssynchrone Variation 
auf. Diese ist durch komplexe Struktu-
rinteraktionen zwischen Blutfluss, Stent-
wand, stagnierendem Blut und Throm-
bus bedingt. Liegt ein Endoleak Typ II 
vor, konnten Li u. Kleinstreuer [2] zei-
gen, dass der Druck im zuführenden Ge-
fäß direkt an den Aneurysmasack weiter-
geleitet wird und es zu einem Druckan-
stieg im Aneurysmasack kommt. Dies 
führt zu einer deutlichen Abnahme der 
Zugkraft am Stentgraft, da diese von der 
Druckdifferenz zwischen Stentgraft und 
Aneurysmasack abhängt. Liegt nun der 
Druck im zuführenden Gefäß über dem 
halben Systemdruck, wird nicht nur die 
Gefahr einer Migration gebannt, sondern 
auch die Gefahr der Bildung eines Endo-
leaks Typ I. Andererseits ist aufgrund des 
konsekutiven Wanddruckanstiegs mit ei-
ner erneuten Zunahme des Rupturrisikos 
zu rechnen. 
Validierung der Flusssimulation
Die Überprüfung der Genauigkeit der 
Flusssimulation hat in 2 Punkten zu er-
folgen: Einerseits muss das Ergebnis un-
abhängig von der Gitternetzstruktur sein, 
andererseits müssen die Strömungsge-
schwindigkeit und das Strömungsmus-
ter mit den tatsächlichen Werten über-
einstimmen. 
Die Genauigkeit der Simulation hängt 
















der Anzahl der Elemente ab. Es besteht 
ein Schwellenwert, oberhalb dessen kei-
ne signifikant besseren Ergebnisse erzielt 
werden. Ziel muss es sein, diesen Schwel-
lenwert zu erkennen, da jede höhere Zahl 
der Elemente die Berechnungszeit stark 
verlängert (bis hin zu Monaten). Durch 
den Vergleich der Simulationsergebnisse 
verschiedener Dichtegrade lässt sich die-
ser Schwellenwert ableiten. In der von uns 
vorgestellten Arbeit lag dieser Wert bei ca. 
600.000 Elementen [14]. 
Zur Überprüfung der Genauigkeit im 
Vergleich zum realen Fluss werden die 
Strömungsmuster und -geschwindig-
keiten der numerischen Flusssimulation 
mit Werten, die in Glas- oder Silikonmo-
dellen gemessen werden, verglichen, da 
ein direkter Vergleich mit In-vivo-Model-
len zurzeit nicht möglich ist. Diese „expe-
rimentellen“ Flusssimulationen bedürf-
ten einer aufwändigen Infrastruktur, be-
stehend aus Pumpen, realistischen Mo-
dellen und Messverfahren mit Laserop-
tiken [14]. Ergebnisse solcher Vergleichs-
studien konnten eine hohe Übereinstim-
mung der Flussmuster und -geschwindig-
keiten zeigen [14, 29].
Limitationen der Methode
Wie oben erwähnt, können reale Situati-
onen zurzeit nicht präzise simuliert wer-
den. So ist Blut ist eine sehr komplizierte 
Suspension, deren Zellen einen zusätz-
lichen Einfluss auf die Gefäßwand haben. 
Auch die Gefäßwand, mit den verschie-
denen Wandschichten und der bekannten 
zellulären Kommunikation bzw. Reakti-
on auf Scherkräfte, kann in den Simulati-
onen nur vereinfacht dargestellt werden. 
Obwohl durch verbesserte Bildgebungs-
methoden detailgetreuere Informationen 
der Gefäße zu erhalten sind, ist es der-
zeit nicht möglich, alle Faktoren, die bei 
der Gefäßerkrankung eine Rolle spielen, 
in die numerische Flusssimulation einzu-
schließen. Bereits eine höhere Auflösung 
der Wand mit einer höheren Anzahl an 
Elementen und das Verwenden mehre-
rer Materialien würden die Rechenkapa-
zitäten eines Hochleistungsrechners für 
Monate auslasten. 
Des Weiteren können viele für eine ex-
akte Simulation relevante patientenspezi-
fische Informationen, wie z. B. die Ge-
fäßwandfestigkeit, die Druckverhältnisse 
im Retroperitoneum, die Strömungsver-
hältnisse in den vor- und nachgeschalte-
ten Gefäßen und die Eigenschaften des 
Wandthrombus in vivo nicht bestimmt 
werden. 
Fazit für die Praxis
Die numerische Flusssimulation ist eine 
viel versprechende Methode zur Berech-
nung und Darstellung des Blutflusses in 
der Aorta mitsamt dessen Auswirkungen 
Ze
ni
th
Ex
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ud
er
Systole Diastole
Abb. 6 8 Vergleich des Drucks und des Strömungsmusters zwischen einem Excluder- und einem Zenith-Stentgraft während 
der Systole und Diastole
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auf Wanddruck und Scherkräfte. Diese 
Informationen haben das Potenzial, ei-
ne zukünftig bessere Prognose des Rup-
turrisikos der Aorta zu erlauben und den 
Nutzen und etwaige Komplikationen von 
Interventionen zu illustrieren. Aufgrund 
der oben geschilderten Limitationen ist 
eine routinemäßige klinische Anwen-
dung der numerischen Flusssimulati-
on derzeit jedoch nicht möglich. Zudem 
sind die quantitativen Daten der Fluss-
simulation durch die Vielzahl an Appro-
ximationen und Annahmen in ihrer Ge-
nauigkeit limitiert. Dennoch lassen sich 
bereits jetzt mit Hilfe der numerischen 
Flusssimulation qualitativ wertvolle In-
formationen, die über die reine Morpho-
logie der Gefäße hinausgehen, ableiten. 
So können z. B. Verlaufsbeobachtungen 
bzgl. der Veränderung von Wanddrü-
cken, Scherkräften und des Strömungs-
mustern mögliche Indikatoren für die Ri-
sikoabschätzung einer Ruptur oder ei-
ner Stentmigration bzw. Dislokation sein. 
Diese Indikatoren müssen in Zukunft im 
Rahmen prospektiver Verlaufsstudien an 
großen Patientenkollektiven definiert 
werden.
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